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Als Standardtherapie der orthopädischen Chirurgie hat sich seit Jahren die 
Implantation von Hüftendoprothesen etabliert. Bei zunehmender Lebenserwartung 
der Menschen sind primäre und sekundäre Arthrosen die häufigsten Indikationen 
zum künstlichen Gelenk (Schwentlick und Vogel, 2000). Allein in Deutschland 
werden jährlich über 150.000 Hüftendoprothesen implantiert.  
 
Den ersten Versuch, ein künstliches Gelenk zu implantieren unternahm 1890 der 
Berliner Chirurg Themistocles Gluck. Sein Versuch bestand darin, eine 
Kniegelenksendoprothese aus Elfenbein mit einer Art Zement aus Colophonium, 
Bimsstein und Gips intramedullär zu verankern. Infolge des ungeeigneten Materials 
und auftretender Infektionen scheiterte sein Vorhaben. 
Im Jahre 1938 wurde von Philipp Wiles in London die erste Totalendoprothese der 
Hüfte eingesetzt. Die metallische Hüftpfanne wurde mit zwei Schrauben fixiert, sowie 
der Hüftkopf, der mittels eines durch den Schenkelhals geführten Schraubenbolzens 
fixiert wurde (Scales, 1966-67).   
Eine neuartige Philosophie der Hüftendoprothetik stellten die Brüder Judet im Jahre 
1950 vor. Sie entwickelten eine Schenkelhalsprothese aus Plexiglas (Blauth und 
Donner, 1979). Die mittel- und langfristigen Ergebnisse waren jedoch nicht zufrieden 
stellend, da Deformierungen von Knochen und Prothesen aber auch Lockerungen 
auf der Grundlage von geweblichen Ausgrenzungen auftraten (Blauth und Donner, 
1979). 
Anfang der 60er  Jahre gelang Charnley mit der Einführung des sog. 
Knochenzements und des Polyethylens ein entscheidender Durchbruch in der 
Hüftendoprothetik (Charnley, 1965). Das Gleit- und Abriebverhalten konnte durch die 
Verwendung einer Polyethylenpfanne als Gleitpartner für den Prothesenkopf 
verbessert werden.   
In den 80er Jahren wurde vor allem an der Schaftgeometrie, dem Prothesendesign 




Weltweit ist heutzutage eine große Auswahl von Hüftprothesensystemen verfügbar, 
wobei sich zementierte und zementfreie Systeme unterscheiden. Unabhängig von 
der Implantationstechnik ist die Funktionsfähigkeit der Kunstgelenke limitiert. 
Die in der modernen Endoprothetik verwandten Materialien wie Titan und Stahl 
führen im menschlichen Knochen zu Anpassungsreaktionen.  Das so genannte 
„Stress-shielding“ spielt hier eine entscheidende Rolle. Der Hauptteil der 
auftretenden Kräfte wird von der jeweiligen Prothese übernommen und der 
umgebende Knochen wird in diesem Bereich stark entlastet. Dieses Phänomen 
bewirkt eine deutlich messbare Reduktion der mechanischen 
Knochenbeanspruchung und – in zeitlichem Verlauf – auch der Knochenmasse (Oh 
and Harris 1978, Engh et al. 1987, 1990). 
 
Als Ursachen für stress-shielding diskutieren Eingartner et al. (2001) die 
Unterschiede des Elastizitätsmoduls des Schaftes und des Knochens, das Ausmaß 
der Beschichtung, die Schaftgeometrie sowie die daraus resultierende Rigidität der 
Verankerung im diaphysären Teil des Femurschaftes. 
 
Bereits Ende des 19.Jahrhunderts wurde eine Reaktion von Knochengewebe auf 
unterschiedliche Be- bzw. Entlastungssituationen erkannt (Roux 1881, Wolff 1892).  
Demnach finden sich ein Knochenaufbau bei mechanischer Belastung und ein 
Knochenabbau bei Entlastung oder Minderbelastung innerhalb eines gewissen 
Toleranzbereiches.   
 
Carter et al. (1987) und Huiskes et al. (1989) gehen davon aus, dass die bei der 
Knochenbelastung gespeicherte Dehnungsenergiedichte eine Regelgröße ist. Wenn 
sie einen physiologischen Toleranzbereich überschreitet, kommt es zu 
entsprechenden Ab- oder Aufbauprozessen im Knochen. Die präoperativ allein vom 
Knochen getragene gesamte Belastung wird postoperativ auf Prothesenhals und 
Knochen verteilt (Huiskes 1991).  Folgend dem Wolffschen Transformationsgesetz 
der Knochen (1892) reagiert der Knochen darauf mit Resorption und Reduzierung 




Eine verstärkte Oberflächenbelastung zwischen Implantat und Knochen bedingt 
durch veränderte dynamische Einflüsse führt zu einer Unterbrechung des Implantat-
Knochen–Kontaktes und damit zur Lockerung der Prothese. Es kommt zum Abrieb 
feinster Partikel, was zur Proliferation eines aggressiven Fremdkörpergranuloms 
führt. Der Abtransport dieses Fremdkörpermaterials über die perivaskulären 
Lymphgefäße ist erschwert, was eine aseptische Lockerung zur Folge hat. 
Abbildung 1 zeigt einen Algorhitmus, der die Lockerungsproblematik verdeutlicht. 
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Abbildung 1.1 Algorithmus der aseptischen Lockerung (aus: Krüger A et al. 1998) 
 
Der heute routinemäßige und häufige Einbau von Endoprothesen, besonders im 
Bereich der unteren Extremität, wo sich schon allein wegen der jeweiligen 
Gewichtskraft enorme mechanische Beanspruchungen finden, gibt Anlass für eine 








Seit den siebziger Jahren hat sich das moderne Schnittbildverfahren etabliert 
(Hounsfield, 1973). Es ermöglicht eine relativ komfortable dreidimensionale 
Geometrie- und Dichteerfassung am Knochen. Die ermittelten Dichtewerte des 
Knochens mittels der Computertomografie stellen einen äußerst brauchbaren 
Parameter für Verlaufsuntersuchungen dar.  Auf diese Untersuchungsmethode 
stützen sich auch die gewonnenen Daten dieser Arbeit. 
Ein weiteres Verfahren zur Ermittlung von Dichtewerten des Knochens ist die so 
genannte DEXA-Methode (Dual-Energy X-Ray Absorptiometry). Anhand von 
schwachen Röntgenstrahlen und deren Absorption im Knochen ermöglicht es eine 
Beurteilung. Die geringe Auflösung und die lediglich zweidimensionale Auflösung 
schränken das Verfahren ein, wobei der Vorteil in Form der geringeren 
Strahlenbelastung nicht vergessen werden darf.   
 
 
1.1 Erklärung mechanischer Grundbegriffe 
 
Um ein besseres Verständnis bezüglich der Methodik zu erhalten, sollen einige 
verwendete Grundbegriffe der Mechanik erklärt und rekapituliert werden. 
Druck: er ist definiert als eine Kraft, die auf eine Fläche wirkt 
 
p = F/A        N/m2 = Pa 
 
Die Einheit Pascal ist eine sehr kleine Größe, deshalb werden die meisten Werte in 
der vorliegenden Arbeit in Megapascal angegeben: 
MPa = 106 Pa 
 
Grundlage der Spannungstheorie ist das Hooksche Gesetz. Es definiert, dass eine 
proportionale Beziehung zwischen der Spannung σ und der Dehnung ε eines 
Materials besteht: 






Der Proportionalitätsfaktor E wird auch als Elastizitätsmodul (E-Modul) bezeichnet, 
welches in der Einheit des Drucks angegeben wird: 
E = σ/∆l ( N/m2 = Pa ) 
 
Eine weitere materialspezifische Konstante ist die Querdehnungszahl oder Querzahl. 
Sie gibt die Veränderung des Querschnitts bei einer Veränderung der Länge an. 
Diese dimensionslose Konstante wird Poisson-Zahl genannt: 
Poisson-Zahl = ∆Quer/∆Länge 
 
Die elastische Spannung ist definiert durch: 
σ=F/a [N/m2=Pa] 
 
1.2 Die Osteodensitometrie 
Als übliches klinisches Verfahren zur Messung von Knochendichte ist die 
Osteodensitometrie bekannt. Häufig wird sie zumeist am Radius oder der 
Wirbelsäule angewandt. Mit der Osteodensitometrie  kann somit das Ausmaß einer 
Osteoporose oder eines Frakturrisikos bestimmt werden. Unter Anderem hat die 
Computertomographie hier Einzug gefunden. Die Knochendichte wird häufig in 
Relation zu einem Referenzphantom bestimmt. Dadurch kann der reelle 
Hydroxylapatitgehalt eines Knochens durch den Vergleich des 
Schwächungskoeffizienten des Knochens mit dem des Kalibrierkörpers ermittelt 
werden.  
Mit der Osteodensitometrie ist es möglich eine Verlaufskontrolle von knöchernen 
Umbauprozessen, wie vermehrtem Auf- oder Abbau, im zeitlichen Verlauf zu 
messen. 
 
 1.3 Die Finite-Elemente-Methode in der Biomechanik 
In den siebziger Jahren wurde in der orthopädischen Biomechanik von Brekelmans 
et al. (1972) mit der Finiten Elemente Methode erstmalig dieses computergestützte 
Verfahren eingeführt.  
Bei Fragen nach der Festigkeit von Knochen und Implantaten, also immer dann, 





neuer laserinduzierter thermischer Therapien am Zahn kommen Rechenmethoden 
zum Einsatz, die in den Ingenieurwissenschaften entwickelt wurden. Biologische 
Strukturen stellen mit ihrer unregelmäßigen Geometrie und ihrem komplizierten 
inneren Aufbau eine besondere Herausforderung dar. Hier hat sich die Methode der 
Finiten Elemente bewährt, bei der die zu untersuchenden Körper aus vielen finiten (= 
endlich großen, nicht unendlich kleinen) Elementen aufgebaut werden. Wenn ein 
dem jeweiligen Belastungsfall entsprechendes Modell erstellt werden konnte, können 
eine Vielzahl von Belastungssituationen berechnet sowie Behandlungsparameter 
ermittelt werden. Durch den Einsatz der FEM-Simulation werden die 
Entwicklungszeiten wesentlich verkürzt, eine Strukturoptimierung der Bauteile 
ermöglicht und eine Reduktion von Tierversuchen erzielt. 
Die Elemente des FEM-Modells sind alle an so genannten Nodes (Eckpunkte) 
miteinander verbunden. Das eigentliche Modell stellt die Gesamtheit aller 
verbundenen Elemente dar, welches als Netz bezeichnet wird. An diesem Modell 
können nun verschiedenste Situationen, z.B. eine Krafteinleitung simuliert und 
ausgewertet werden. 
Diese Methode findet dort ihren Einsatz, wo Spannungszustände in unregelmäßig 
geformten Flächen oder Körpern stattfinden. Beispiele sind maschinelle Baugruppen, 
Endoprothesen oder aber auch Knochen. 
Als Elemente kommen zweidimensionale und dreidimensionale Grundformen vor. Ein 
Modell aus solchen Elementen lässt sich nun mittels spezieller Lösungsalgorithmen 
(Solver) näherungsweise lösen. 
Eine FEM-Berechnung gliedert sich in die Phasen des Preprocessing, der Solution 
und des Postprocessing. 
Im Preprocessing werden die Randbedingungen (z.B. Lagerung) und die Einleitung 
der jeweiligen Kräfte duchgeführt.  
In der Phase der Solution rechnet der Solver nun die Spannung in jedem Element 
aus. Im Postprocessing werden mittels programmierbarer Algorithmen die 







Durch die Verfeinerung der Verfahren und die gesteigerte Leistung der PCs ist es 
möglich jeden Wert der vom CT-Gerät geliefert wurde in die jeweiligen Femurmodelle 
einfließen zu lassen. 
 
1.4. Ziel der Arbeit 
Ziel dieser Arbeit war es, die Umbauprozesse eines Oberschenkelknochens nach der 
Implantation einer Hüftendoprothese quantitativ und zeitabhängig an einem 
Patientenkollektiv zu messen.  
Ebenso sollte eine Datensammlung von dreidimensionalen, klinisch 
computertomografisch ermittelten Dichtedaten zur Validierung von periprothetischen 
Umbautheorien erstellt werden. 
 
1.5. Vorgehensweise 
Es wurde ein Patientenkollektiv ausgewählt, dessen Operationen in einem Zeitraum 
vor 17,6 Jahren erfolgten. Bei den Studienteilnehmern wurden 
computertomografische Aufnahmen beider Oberschenkelknochen angefertigt.  
Um eine Aussage über die erfolgten Umbaureaktionen machen zu können, wurde 
mittels einer osteodensitometrischen Analysesoftware (Günther 2002) die 
Knochendichten der operierten und der nicht-operierten Femora präzise ausgewertet. 
Dieses Patientenkollektiv wurde bereits vor sechs Jahren mit derselben Methode 
untersucht. Die Daten der beiden Studien können somit miteinander verglichen 
werden. 
Ein Vergleich wird auch mit dem kontralateralen Femur herangezogen. 
Schließlich erweitert diese Studie eine Datensammlung um eine weitere 












 2 Material und Methoden 
 
2.1 Ethikkommissionsantrag 
Die Ethikkommission des Fachbereichs der Universität Marburg genehmigte die 
vorgelegte Studie am 08.08.1996 unter der Nummer 84/96 mit Amendment 
23.01.2002. 
 
2.2. Aufklärung und Zustimmung der Studienteilnehmer  
Alle an dieser Studie beteiligten Studienteilnehmer wurden über die Studie und das 
Vorgehen aufgeklärt. Des Weiteren wurden die Teilnehmer auch über die Möglichkeit 
des Widerrufens ihrer Einverständniserklärung zur Studie (insbesondere auch ohne 
Angabe von Gründen) unterrichtet. 
 
2.3. Analyse der Studienteilnehmer 
Insgesamt haben fünf postmenopausale Patientinnen an der Studie teilgenommen. 
Zu Beginn des Studienteils waren die Teilnehmerinnen durchschnittlich 74,7 Jahre alt 
(jüngste Patientin: 69,4 Jahre, älteste Patientin: 81 Jahre, Spannweite: 11,6 Jahre). 
Die CT-Aufnahmen fanden im mittleren Wert 17,6 Jahre nach der Operation statt. 















11 60 162cm 70 Rechts R:22 – L:12 M 1-2km 
12 51 158cm 77 Rechts R:19 – L:5 S 500-1000m 
17 56 159cm 72 Rechts R:19 – L:27 M 1-2km 
18 53 168cm 75 Links R:25 – L:27 L 500-1000m 
20 63 161cm 75 Links R:16 – L:29 L 100-500m 
Tabelle 2.1   Aufstellung der Studienteilnehmer der Studie, Gehstrecke zum Zeitpunkt der CT-        
                    Untersuchung  
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Die anderen potentiellen Studienteilnehmerinnen konnten bzw. wollten aus 
verschiedenen Gründen nicht an der Studie teilnehmen. Zwei Patientinnen (Patientin 
13 und 15) wollten aufgrund der Strahlenbelastung der CT-Untersuchung nicht an 
der Studie teilnehmen. Zwei weitere potentielle Teilnehmerinnen (Patientin 19 und 
16) befanden sich in einem schlechten gesundheitlichen Allgemeinzustand.  Bei 
einer weiteren Patientin (Nr.14) wurde die Hüftprothese gewechselt, bei einer 
anderen (Patientin 21) konnte die aktuelle Adresse nicht ermittelt werden. 
Die Untersuchungen fanden zwischen dem 20.09.2004 und dem 28.09.2004 statt. 
   
2.4 Materialien 
 
2.4.1  Bildgebende Geräte 
Die gesamten computertomographischen Aufnahmen wurden mit dem CT-Gerät 
Somatom Plus 4 (Siemens, Erlangen) erstellt. Der CT-Scanner gehört der Abteilung 
für Strahlendiagnostik der Philipps-Universität  Marburg. 
 
2.4.2 Computerhardware 
Die osteodensitometrische Analyse wurde auf einem Windows NT Rechner mit zwei 
Intel® Pentium III Prozessoren (Dual-Modus), sowie 1GB RAM Arbeitsspeicher und 
50GB Festplattenspeicher erstellt. Die in der Abteilung für Strahlendiagnostik 
erstellten CT-Bilder (DICOM-Format) wurden per klinikumseigenem Intranet auf eine 
SGI Octane Unix-Workstation (SGI, USA) transferiert, die dann ohne 
Patienteninformation auf den Windows NT-Rechner kopiert werden konnten. 
 
2.4.3 Computersoftware 
Die Bildbetrachtung und CT-Kalibrierung wurde mithilfe der Software Osiris 4.18 
Medical Imaging Software (University Hospital of Geneva) durchgeführt. 
Die Analysesoftware Angela (Günther, 2002) diente der Osteodensitometrie. 








2.5 Bearbeitungen der CT-Datensätze 
Die CT-Scans der Studienteilnehmer wurden im Spiralmodus mit folgenden 
Geräteeinstellungen gefahren: 
- Röhrenspannung = 140 kV 
- Röhrenstrom = 206mA 
- Schichtdicke (Slice) = 3mm 
- Bildauflösung 512x512 Pixel 
- Nachberechnete Schichtdicke (Increment) = 2mm 
Zur Bestimmung der Grenzen des Scanvorgangs wurde zuerst ein Topogramm 
erstellt, anhand dessen nun die Oberkante des Prothesenkopfes bzw. des 
kontralateralen Femurkopfes als Startbild gesetzt wurde. Das letzte Bild wurde 
jeweils einige Zentimeter distal der Prothesenspitze gewählt (Abbildung 2.1). 
 
 
Abbildung 2.1                                                                       
 
Festlegung der Grenzen im Topogramm 













Um den Antetorsionswinkel bestimmen zu können, wurden zusätzlich zwei Bilder in 




auf die SGI Octane transferiert und zusätzlich auf CD-Rom gespeichert. 
 
2.5.1. Kalibrierung der CT-Geräte 
Die 12-Jahres Studie wurde mit einem anderen CT-Gerät durchgeführt, als die 
vorliegende. Theoretisch sollten zwar beide Scanner identische Werte liefern, da sie 
jeweils vor dem Start  eines Scanvorgangs selbstständig gegen Luft kalibrieren und 
die lineare Hounsfield-Einteilung somit einordnen. Zu Kontrollzwecken wurde über 
die Software Osiris 4.18 bei jeder Studienteilnehmerin ein Set von 10 
Knochenzement-Voxeln ausgewählt und im Hinblick auf den entsprechenden 
Hounsfield-Wert untersucht. 
Um wirklich reinen Knochenzement zu erlangen bietet sich die Zone zwischen 
Markraumstopper und Prothesenspitze im eigentlichen femoralen Markraum an. 
Hier befindet sich eine 1 cm dicke Zementschicht. Hier konnte der Zement deutlich 
separiert werden, was durch die Homogenität der gefundenen Werte im Bereich von 
etwa 1000 Hounsfield kontrolliert werden konnte (Abbildung 2.2). 



















Topogramm (Patient 17) 
                                                                                                                                                    
 
 Abbildung 2.2 Auswahl und Darstellung der Materialübergänge (Osiris     
 4.18)                                                                                                                                   
                                     
                                                                                                                                      Markraumstopper                           
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2.5.2 Beobachtung von Strahlartefakten 
Bei den Studienteilnehmerinnen 11 und 20 wurden jeweils eine weitere 
Hüftendoprothese auf der kontralateralen Seite eingesetzt. Es handelt sich hierbei 
nicht um eine Titanprothese, sondern um Modelle aus Stahl. Bei der Betrachtung der 
CT-Bilder zeigten sich Artefakte, die von der jeweiligen Stahlprothese ausgehen 
(Abbildung 2.3). Die Einteilung des Femurs wurde nach Gruen vorgenommen 
(Abbildung 2.4). 
1.                                                                   2. 
Abbildung 2.3   Beispiel der Artefaktbildung durch eine kontralaterale (links) Stahlendoprothese bei  
Patientin 20 
1. in Höhe des Trochanter major mit erheblicher Interferenzbildung bis deutlich zur rechten Seite 












Einteilung der Femurzonen nach Gruen (der Prothesenschaft 







Die nach einer computertomografischen Aufnahme vom CT-Gerät herausgegebenen 
Hounsfield-Units (HU) entsprechen dem Schwächungskoeffizienten einer Masse. 
Der Hounsfieldwert -1024 entspricht dem Schwächungskoeffizienten von Luft und der 
Hounsfieldwert 0 dem von Wasser. Diese Beziehung der beiden Werte macht man 
sich zu Nutze, um das Elastizitätsmodul einer Masse umzurechnen (Zannoni et al. 
1998). 
 Um die Knochendichte  der Femora der Studienteilnehmer zu analysieren wurde die 
Software angela (Günther 2002) verwendet (siehe Abbildung 2.5). Mit dieser 
Software ist es möglich einzelne CT-Bilder einzulesen und ihre Hounsfieldwerte (HU) 












              
Abbildung 2.5  Darstellung eines eingelesenen CT-Bildes zur               
                        osteodensitometrischen Auswertung 
 
Da in dieser Arbeit keine Aussagen zur physikalischen Mineralsalzkonzentration des 







Hounsfield-Grenzen:           Prothesenfenster………….1800-3072 HU 
                                            Knochenfenster……………501-1799 HU 
Durch die eingegebenen Koordinaten erkennt das Programm den Knochen und legt 
ein Fadenkreuz an, das durch den Mittelpunkt des Knochens geht. Nachdem man 
die Koordinatenkreuze jedes Schnittbildes kontrolliert hat, kann die Berechnung der 














          Abbildung 2.6 Ausschnitt aus der Software angela nach Einmessen des rechten Femur 
 
 
Das Programm angela liest nun die vom CT-Gerät erhaltenen Daten ein und 
errechnet die durchschnittliche CT-Dichte in zuvor festgelegten Quadranten eines 
Femurs (Abbildung 2.5). 
Ist die Berechnung beendet, wird eine Ausgabedatei angefertigt, die unter Excel 
geöffnet werden kann. Die Werte werden, bezogen auf den Knochenmittelpunkt, in 
einen lateralen und medialen Sektor ausgegeben. Nachdem man die Werte in die 
jeweiligen horizontalen Sektoren einteilt, hat man die Werte in oben genannten 
Zonen nach Gruen eingeteilt. Hierzu ist ebenfalls die Ermittlung der Trochanterspitze 
und der Prothesenspitze notwendig. Anhand dieser Einteilung kann man jetzt über 




Zonen berechnet werden. 
 
Nun wurden folgende Verlaufskontrollen berechnet und im Ergebnisteil dargestellt: 
 
Kontrolle Formel 
17,6-Jahres-Kontrolle = Dichte nach 17,6 Jahren 
Verlaufskontrolle (12 bis 17,6 Jahre) = Dichte nach 17,6 Jahren – Dichte nach 12      
    Jahren 
 
 
2.7. Methodik der Auswertung 
 
Die Daten sind metrisch und es handelt sich hier um verbundene bzw. gepaarte 
Stichproben. Gepaarte oder auch verbundene Stichproben sind zum Beispiel 
Untersuchungen innerhalb einer Gruppe (Messwiederholung bei Probanden, aber 
auch wie hier der Vergleich linker Femur - rechter Femur). Ein geeigneter Test wäre 
der Wilcoxon-Test für nicht normalverteilte Daten.  
Der Wilcoxon-Test vergleicht 2 Datenreihen miteinander und berechnet jeweils die 
Differenzen der einzelnen Werte. Es kommen dadurch positive und negative Werte 
heraus. Diese Werte setzt man nun in eine bestimmte Rangfolge (kommen gleiche 
Ränge vor, so wird der Rang gemittelt). Es gibt dabei eine Rangfolge für die positiven 
Differenzen sowie eine Rangfolge für die negativen Differenzen. Danach ermittelt 
man die Summe der beiden Rangfolgen. Die kleinere der beiden Summen ist nun der 
Prüfwert. Diesen Wert vergleicht man mit einem Wert aus einer gegebenen Tabelle. 
Ist dieser Wert, nenne ihn W, größer als der kritische Wert aus der Tabelle (der 
kritische Wert hängt von dem Signifikanzniveau alpha und der Größe der beiden  
Datenmengen ab; er gibt die Grenze an, bei der die Hypothese gerade noch 
angenommen bzw., falls er überschritten wird, abgelehnt wird), so entscheidet man 






Voraussetzungen für den Wilcoxon Test sind einmal 
- gepaarte bzw. verbundene Stichproben 



































3.1 Ergebnisse der Kalibrierungsstudie 
Die Werte wurden aus der Software Osiris 4.18 übernommen. Es ergaben sich 
Unterschiede zwischen den beiden CT-Geräten. Das neuere CT-Gerät zeigt höhere 
Werte an, so dass die Werte der 17,6-Jahres Studie um die Differenz bereinigt 
werden mussten.  
 
Studienteilnehmerin Differenz in HU 
Patientin 11 107 
Patientin 12 128 
Patientin 17 122 
Patientin 18 112 
Patientin 20 109 
Tabelle 3.1 Kalibrierdifferenzen berechnet über die Formel: Mittelwert der 17,6-Jahres Werte-   
                  Mittelwerte der 12-Jahres Werte (jeweiliger Wert der Knochenzementdichte) 
 
3.2 Ergebnisse der Studie 
Bei der Auswertung der Studie wurde die femorale Knochendichte 17,6 Jahre nach 
Implantation einer zementierten Hüftendoprothese ausgewertet.  










































Abbildung 3.2  Mittlere HU-Werte in jeder Gruen-Zone 18 Jahre nach Implantation der            












































Abbildung 3.3  Mittlere HU-Werte in jeder Gruen-Zone 17,9 Jahre nach Implantation der            



























Abbildung 3.4  Mittlere HU-Werte in jeder Gruen-Zone 17 Jahre nach Implantation der            




























Abbildung 3.5  Mittlere HU-Werte in jeder Gruen-Zone 18,2 Jahre nach Implantation der            

























 Abbildung 3.6  Mittlere HU-Werte in jeder Gruen-Zone 16,8 Jahre nach Implantation der            




3.3 Ergebnisse der Vergleichsstudie 
Bei der Auswertung dieser Studie wurde die femorale Knochendichte 17,6 Jahre 
nach Implantation einer zementierten Hüfttotalendoprothese mit den Werten 12 
Jahren nach Operation verglichen. Die 17,6-Jahres-Daten wurden mittels der oben 
genannten Kalibrierungsdifferenz bereinigt. 




















Abbildung 3.7  Mittlere HU-Werte in jeder Gruen Zone 18 Jahre nach Operation (weiß) und  



































Abbildung 3.8  Mittlere HU-Werte in jeder Gruen Zone 17,9 Jahre nach Operation (weiß) und  

















Abbildung 3.9  Mittlere HU-Werte in jeder Gruen Zone 17 Jahre nach Operation (weiß) und  

























Abbildung 3.10  Mittlere HU-Werte in jeder Gruen Zone 18,2 Jahre nach Operation (weiß)  


















Abbildung 3.11  Mittlere HU-Werte in jeder Gruen Zone 16,8 Jahre nach Operation (weiß)  























  -5,98%                                                                             -6,85% 







-13,34%                                                                           -11,75% 
       
 
 
                                                                   -2,03% 
 
Abbildung 3.12  Zur Veranschaulichung Darstellung der Knochendichte in              
                          Prozent in Bezug zu den 12-Jahres Werten (Mittelwert aller Fälle) 
 
3.4 Vergleich mit der kontralateralen Seite 
Hier wurde die femorale Knochendichte 17,6 Jahre nach Implantation einer 
zementierten Hüftendoprothese mit der Knochendichte des kontralateralen Femurs 





gesunden Femur. Die Patientinnen 11 und 20 haben ebenfalls eine 
Hüftendoprothese auf der kontralateralen Seite. 
 
3.4.1 Einzelergebnisse 
Bei den Patientinnen 11 und 20 wurden aufgrund der Artefaktbildung, verursacht 
durch die Hüftendoprothese auf der kontralateralen Seite, die kontra- und ipsilaterale 

















Abbildung 3.13   Mittlere HU-Werte in jeder Gruen-Zone 17,9 Jahre nach der Operation auf 
                           der operierten Seite (weiß) und auf der kontralateralen, nicht operierten   





























Abbildung 3.14  Mittlere HU-Werte in jeder Gruen-Zone 17 Jahre nach der Operation                
                          auf der operierten Seite (weiß) und auf der kontralateralen, nicht   
















Abbildung 3.15  Mittlere HU-Werte in jeder Gruen-Zone 18,2 Jahre nach der Operation                
                          auf der operierten Seite (weiß) und auf der kontralateralen, nicht   























- 12,98%                                                                                              - 15,69% 
 
                                                                                         - 4,9% 
Abbildung 3.16  Zur Veranschaulichung Darstellung der Knochendichte in              
                          Prozent in Bezug zu den 17,6-Jahres Werten der kontralateralen nicht  
                          operierten Seite (Mittelwerte der Patienten 12, 17, 18) 
 
3.5 Gesamtergebnisse 
In den folgenden Tabellen wurden die einzelnen Dichtewerte (Mittelwert aller Voxel 







und Standardabweichungen und Dichtedifferenzen sowie deren Mediane 
eingetragen. 
 
17,6-Jahre post OP 







































































Mittelwert 621,04 900,72 1015,74 1145,18 1000,9 858,34 635,7 
SD 55,57 85,44 66,26 68,12 99,40 73,81 99,04 
 
Tabelle 3.17  Mittlere Dichtewerte (in Hounsfield) der ipsilateralen (operierten) Seite aller fünf   
                     Studienteilnehmerinnen, nach Gruen-Zonen eingeteilt inklusive des Mittelwertes einer          
                     Gruen-Zone (zusammengesetzt aus den Dichtewerten aller fünf Studienteilnehmerinnen)  


























Kontralaterale Seite ohne Hüftprothese 
 




















































Mittelwert 915,9 1095,4 1272,1 1247,9 1240,5 1190,1 875,6 
SD 143,9 209 26,3 7,3 15,11 43,5 115,6 
 
Tabelle 3.18  Mittlere Dichtewerte (in Hounsfield) der kontralateralen Seite der Studienteilnehmerinnen  
                     12, 17 und 18, nach Gruen Zonen eingeteilt inklusive des Mittelwertes einer Gruen-Zone 
                     (zusammengesetzt aus den Dichtewerten aller fünf Studienteilnehmerinnen) und der      
                      jeweiligen Standardabweichung 
 
 
Kontralaterale Seite mit Hüftprothese 
 
Patient Gruen1 Gruen2 Gruen3 Gruen4 Gruen5  Gruen6 
 
Gruen7 



























Mittelwert 721,9 743,6 935,6 1099,2 948,4 762,2 759,2 
SD 30,3 104,2 117,8 85 129,5 109,2 22,3 
 
Tabelle 3.19  Mittlere Dichtewerte (in Hounsfield) der kontralateralen Seite der Studienteilnehmerinnen         
                     11 und 20 nach Gruen-Zonen eingeteilt inklusive des Mittelwertes einer Gruen-Zone   
                     (zusammengesetzt aus den Dichtewerten aller fünf Studienteilnehmerinnen) und der   










17,6 Jahre – 12 Jahre 
 
 
Patient Gruen1 Gruen2 Gruen3 Gruen4 Gruen5  Gruen6 
 
Gruen7 














-38,3 -30,7 -22,7 








18 64 59,5 -52,3 -1,3 -38,6 
 
138,8 -8,2 
20 -52,2 -169,7 
 
-235,6 -133,8 -326,6 -130,1 
 
-189 
Median 54,7 -49,8 -120,4 -1,3 -60,1 -116,8 -22,7 
 
Tabelle 3.20  Die Differenzen zwischen 17,6-Jahres- und 12-Jahres-Studie der ipsilateralen   
                      Seite mit den Medianwerten einer jeden Gruen-Zone (zusammengesetzt aus         
                      den Medianwerten aller fünf Studienteilnehmerinnen) 
 
17,6-Jahre ipsilateral  – 17,6 Jahre kontralateral (ohne Hüft-TEP) 
 
 
Patient Gruen1 Gruen2 Gruen3 Gruen4 Gruen5  Gruen6 
 
Gruen7 
12 -456,2 -457 -229,7 -112,2 -183,9 -405,9 -510,9 
17 -370,7 -217 -177,2 8,8 -125,3 -394,5 -44,7 
18 -74,8 201,7 -191,4 -82,9 -175,5 -123,1 -72,2 
Median -370,7 -217 -191,4 -82,9 -175,3 -394,5 -72,2 
 
Tabelle 3.21  Die Differenzen zwischen 17,6-Jahres- und 17,6-Jahres-Kontralateral Studie  
                      mit den Medianwerten einer jeden Gruen-Zone (zusammengesetzt aus den  
                      Studienteilnehmerinnen 12,17 und 18) 
 
 
Die Dichteänderungen in den jeweiligen Gruen-Zonen aller fünf 
Studienteilnehmerinnen wurden in der folgenden Abbildung dargestellt. Hierbei 
wurde ebenfalls der Median aller fünf Fälle gebildet, da der Studienumfang auch als 





Abbildung 3.22  Mediane der Dichteänderung nach 17,6 Jahren im Vergleich zur Situation      
                          nach 12 Jahren (zusammengesetzt aus den Werten aller fünf 
                          Studienteilnehmerinnen) 
 






















1 2 3 4 5 6 7
                          Vergleich zur Situation der kontralateralen Seite (zusammengesetzt aus den    






3.5 Statistische Auswertungen 
 
Test: Wilcoxon-Test für 2 gepaarte Stichproben 
alpha:5%=0,05 
H0: Es gibt keine signifikanten Unterschiede der beiden Datenreihen. 





12,2 Jahre vs. 18 Jahre 0,042 
 
Tabelle 3.24  p-Werte des Wilcoxon-Tests der Patientin 11 
 
 
Patient 12 p-Werte 
12,3 Jahre vs. 17,9 Jahre 0,132 
17,9 Jahre vs. 17,9 Jahre kontralateral 0,001 
 
Tabelle 3.25  p-Werte des Wilcoxon-Tests der Patientin 12 
 
 
Patient 17 p-Werte 
11,3 Jahre vs. 17 Jahre 0,141 
17 Jahre vs. 17 Jahre kontralateral 0,022 
 










Patient 18 p-Werte 
12,3 Jahre vs. 18,2 Jahre 0,185 
18,2 Jahre vs. 18,2 Jahre kontralateral 0,011 
 





Patient 20 p-Werte 
11,8 Jahre vs. 16,8 Jahre 0,023 
 














Tabelle 3.29: p-Werte aus Vergleich der Grünwerte 17,6 ipsilateral Jahre gegen 17,6 Jahre  


















Tabelle 3.30: p-Werte aus Vergleich der Grünwerte 12 Jahre ipsilateral gegen 17,6 Jahre  



























Es wurden bis heute zahlreiche Versuche unternommen, das Wolffsche-Gesetz, das 
als die Basis der knöchernen Umbautheorien gilt, mathematisch oder quantitativ zu 
beschreiben (z.B. Carter et al. 1987, Cowin und Hegedus 1976, Frost 1964, Huiskes 
et al. 1987, Pauwels 1980). 
Eine Gemeinsamkeit all dieser Theorien ist die Vermutung eines Zusammenhangs 
zwischen einem lokalen mechanischem Stimulus und einer daraus folgenden 
Knochenumbaurate. Zur Vorhersage von periprothetischer Knochendichte unter 
Verwendung Finite-Elemente-Berechnungen wurden diese Theorien angewandt. 
Obwohl die Kombination von adaptiven Knochenumbautheorien mit Verwendung der 
Finiten Elemente Methode bereits weit entwickelt ist, besteht jedoch ein erheblicher 
Mangel an Validierung.  
Das Wolffsche Gesetz konnte bisher mathematisch nicht endgültig definiert werden, 
so dass es sinnvoll erscheint, die Finite-Elemente-Analyse mit klinisch verfügbaren 
Daten in Bezug zu setzen. 
Zur Beobachtung des Einflusses der Prothese auf den Knochen wurden bereits 
andere Ansätze erprobt und beschrieben. Um die Knochendichte zu messen eignet 
sich zum Beispiel die DEXA-Methode (Sabo et al. 1998, Martini et al. 2000, 
Venesmaa et al. 2003, Aldinger et. al 2003, Brodner et al. 2003). Es gibt mehrere 
Nachteile an diesem Verfahren: die niedrige Auflösung, die nur die zweidimensionale 
Untersuchung macht und das fehlende Vermögen, die komplette zirkumferente 
Information bereitzustellen.  
Dagegen liefern die CT-Daten die vollen dreidimensionalen Informationen, sowie die 
geometrischen Begebenheiten,  die erst eine Weiterverarbeitung zu Finiten-
Elemente-Netzen ermöglicht (Lengsfeld et al. 1998,  Viceconti et al. 1998). 
Die dreidimensionale Datenlage erlaubt eine zusätzliche Darstellung der 
Dichteänderung am Femur in Form von Farbgrafiken. In den folgenden Abbildungen  
wurde von Burchard (2005) auf der Basis von dreidimensionalen Aufnahmen mit der 




Schnitten durch den Femur von einer Patientin direkt nach der OP, 2 Jahre nach OP 
und 5 Jahre nach OP erstellt. 
 
Abbildung 4.1  (Burchard, 
2005) 
Frontaler Schnitt durch die 
Schaftmitte des operierten 
Femurs. Es werden codierte 
Dichtewerte zum 
postoperativen Zeitpunkt, zur 
2-Jahres Kontrolle und zur 5-
Jahres Kontrolle dargestellt 







Abbildung 4.2  (Burchard, 
2005)  
Horizontaler Schnitt durch 
den Calcar femoris a), durch 
die mittlere Höhe des 
Prothesenschaftes b), durch 
die Prothesenspitze c). Es 
werden codierte Dichtewerte 
zum postoperativen 
Zeitpunkt, zur 2-Jahres 
Kontrolle und zur 5-Jahres 
Kontrolle dargestellt 







Im Bereich der biomechanischen Analyse stellt die Finite-Elemente-Methode ein 
bereits etabliertes Verfahren dar (Huiskies et al. 1981, Crowninshield und Brand 
1981, Tarr et al. 1982, Keyak et al. 1993). Turner et al. (2005) wollten in ihrer Studie 
mittels einem anatomischen dreidimensionalen finite-element Modell periprothetische 
Veränderungen voraussagen. Sie verglichen ihre theoretischen Ergebnisse mit den 
klinischen Knochendichteänderungen, die zwei Jahre nach OP durch die DEXA-
Methode gemessen wurde. Die theoretischen Knochendichteänderungen korrelierten 
signifikant mit den klinischen Dichtemessungen nach zwei Jahren durch alle Gruen-
Zonen mit durchschnittlichen Abweichungen von unter 5,4%.   
Im Gegensatz zur DEXA-Methode ist mit der dreidimensionalen 
computertomographischen Datenerfassung die Beobachtung der Dichteverhältnisse 
im horizontalen Schnitt möglich. 
Ein Nachteil der Computertomographie liegt unter anderem im Bereich der 
Verwendung volumetrischer Körper mit endlicher Ausdehnung.  In Grenzbereichen 
kann somit der so genannte Partialvolumeneffekt auftreten. Das bedeutet, dass ein 
fixes Element für bestimmte Berechnungen geschnitten werden könnte und so nicht 
eindeutig diesem oder jenem Material (z.B. Knochenmark, Spongiosa, Kortikalis) 
oder einem bestimmten Bereich (Gruen-Zone) zuzuordnen ist. 
Als weiteren Nachteil kann man die durch das Metall implantierten Artefakte, die im 
CT-Bild auftreten, nennen. Zannoni et al. (1998) zeigte, dass die Präsenz von 
Implantaten aus Titanlegierungen eine scheinbare Erhöhung der gemessenen 
Knochendichte um 71 bis 85 Hounsfield Einheiten (HU) verursacht in Bereichen von 
1,5 bis 5mm Abstand zur Prothese. Vor allem im Bereich des Zementlayers war mit 
diesen Erhöhungen zu rechnen. Um Knochenvoxel von Metallvoxel zu separieren 
wurde ein oberer Grenzwert von 1800 HU für Knochen festgelegt. Der HU-Wert von 
Titan beträgt jedoch den technischen Maximalwert von 3072 HU.  So werden Metall 
und Knochenzement beinhaltende Interfacevoxel auf Grund ihres höheren 
durchschnittlichen HU-Wertes (>1600) aus der Berechnung ausgeschlossen. Es 
wurden zusätzlich reine Knochenzementvoxel, deren HU-Wert auf Grund der 
Aufhärtungsartefakte des Prothesenschaftes höher als 1600 HU gemessen wurde, 




auf ein minimales Maß reduziert werden. Versuche mit Phantomen von Sutherland  
und Gayou (1996) ergaben, dass sich die Genauigkeit von Messungen an Knochen 
trotz auftretender Metallartefakte nicht stark verringert. Werden zementierte 
Titanimplantate verwendet, wie es in dieser Studie der Fall ist, sind die Artefakte 
primär in der Zementschicht um die Prothese herum lokalisiert und beeinflussen 
daher kaum die gemessenen Dichtewerte des Knochens. 
Ein ernst zu nehmender Nachteil ist die hohe Strahlenbelastung der 
Studienteilnehmerinnen. Die direkte Bestrahlung der Gonaden wurde vermieden 
durch den Einschluss von postmenopausalen Frauen.  
Für einige potentielle Studienteilnehmerinnen war das der Hauptgrund, nicht an der 
Studie teilzunehmen. 
Die Alternative, magnetresonanztomgrafische Daten (MRT-Daten) statt 
computertomographische Daten (CT-Daten) zu nutzen, wurde von Schmitt bereits 
1997 in Erwägung gezogen und getestet. Aufgrund erheblicher 
Nachbearbeitungszeiten und sehr unsauberen Modellen hat sich die Methode noch 
nicht etabliert. Genauere Informationen über den Knochenumbau der 
Sudienteilnehmerinnen hätte über eine Knochenbiopsie oder durch μCT-Aufnahmen 
erfolgen können. Die histologische Aufbereitung von Knochenbiopsien wäre von 
besonderem Interesse gewesen, da man zusätzliche Informationen über die 
Porosität, die Mineralisationsdichte und die Knochenarchitektur bekommen hätte. 
Trotz dieser zusätzlichen Informationen muss eine Knochenbiopsie aus ethischen 
Gründen abgelehnt werden, da es einen invasiven Eingriff am Knochen darstellt und 
mit physiologischen Anpassungsvorgängen interferiert. Aus demselben Grund 
müssen auch μCT-Aufnahmen abgelehnt werden, da sie eine besonders hohe 
Strahlenbelastung darstellen. Zusätzlich spielen hier auch Bewegungsartefakte eine 
Rolle, so dass diese Art von Untersuchung bei lebenden Personen ungeeignet 
erscheint. 
Die Untersuchung des Knochens und dessen Umbauprozessen mit Hilfe von CT-
Daten wurde schon von mehreren Autoren beschrieben. Ein Unterschied ist jedoch, 
dass viele dieser Ansätze nicht mit lebenden menschlichen Personen durchgeführt 




Hilfe von Tierexperimenten durchgeführt hat. Van Rietbergen et al. (1993) nutzten mit 
Prothesen versorgte Oberschenkelknochen von Hunden. Eine andere Art  
Knochenumbauprozesse zu untersuchen war eine Studie von Kerner et al. (1999), 
der  Leichenfemora benutzt hat, um dort die Knochendichte zu messen. Jedoch 
bestehen erhebliche Zweifel daran ob die hier stattgefundenen Veränderungen 
(strukturell und morphologisch) post mortem übertragbar auf den lebenden 
Menschen ist bzw. ob die Veränderungen auch in vivo vorkommen. 
Ein anderes Problem von Vergleichsstudien ist, dass sie als Referenz die nicht 
operierte kontralaterale Seite benutzen. Durch das Vorhandensein bzw. durch die 
Implantation eines Prothesenschaftes werden die knöchernen Umbauprozesse, die 
hier in dieser Studie vorgestellt werden, erst initiiert. Die Titanprothese, die 
physikalisch um ein vielfaches steifer (E-Modul: 110000MPa) ist als der Knochen, 
übernimmt durch ihren Kontaktpunkt am Hüftgelenk den Hauptanteil der 
vorherrschenden Gewichtskraft. Durch die Steifheit des Materials wird nur eine 
geringe Kraft an die angrenzende Knochensubstanz (Gruen 1, 2, 3, 5, 6)   
übertragen; sie fungiert quasi als Überleitung auf die axiale Schnittstelle Prothese-
Knochen an der distalen Spitze des Implantatschaftes (Gruen-Zone 4). 
Da der Knochen vor allem in dem proximalen Teil wenig gefordert wird, neigt er zur 
Hypotrophie. In einer Vergleichsstudie – post mortem – wurden aufgrund der oben 
genannten Erkenntnisse von Kerner et al. (1999) Prothesenschäfte in die jeweilige 
Gegenseite implantiert. Das Problem an der Untersuchung von Leichen blieb jedoch. 
Als weiteres Problem  kam hinzu, dass die möglichen Folgen der Implantation in 
einen Leichenfemur nicht berücksichtigt wurden. Es wurden in dieser Studie nur die 
subtrochantären Femuranteile von den Leichendaten gewonnen. Die proximalen 
Teile wurden mittels eines standardisierten Trochantermodells  („der typische Femur“ 
von Huiskies und van Rietbergen 1995) hinzugefügt.  
Die von Schmitt et al. (1997) und von Burchard (2005) vorgestellte „virtuelle 
Implantation“ einer Hüfttotalendoprothese auf Basis von in vivo gewonnen Daten 
stellt zu den anderen vorgestellten Methoden eine Alternative dar, obgleich eine 
Validierung mit einer real implantierten Hüftprothese bislang fehlt. Trotzdem bleibt 




vivo gewonnen Informationen, wie sie in dieser Studie erarbeitet wurden, 
durchgeführt werden kann.   
Das Patientenkollektiv wurde zu einer osteodensitometrischen Untersuchung 
herangezogen. Ziel der vorgestellten Studie war es, die zuvor von Günther (2003) 
durchgeführte Analyse nach 12 Jahren durch eine weitere Auswertungsreihe 17,6 
Jahre nach der eigentlichen Operation zu erweitern.  In einer anderen, vom 
Versuchsaufbau gleichen Studie, hatte Lengsfeld et al. (2002) ein Patientenkollektiv 
von sieben Patientinnen über 2 Jahre begleitet. Es wurden hier CT-Untersuchungen 
direkt nach der OP, sowie nach 3, 6, 12 und 24 Monaten durchgeführt. Burchard 
(2005) erweiterte diese Studie, indem er das gleiche Patientenkollektiv nach 5 Jahren 
erneut untersuchte und CT-Aufnahmen anfertigen ließ. Die vorgelegte Studie  
erweitert diese einzigartige Reihe von Studien zur Validierung vieler 
Computersimulationen.  
Der verwendete CT-Scanner für die 17,6-Jahres Studie entspricht nicht dem Gerät, 
dass für die 12-Jahres Studie verwendet worden ist. Dies ergab ein zusätzliches 
Problem, da die beiden Scanner unterschiedliche Werte liefern und damit die 
Vergleichbarkeit der beiden Studien nicht mehr gegeben wäre. Dieses Problem 
wurde von Burchard (2005) aufgegriffen und diskutiert. Aufgrund der 
unterschiedlichen Werte der beiden Scanner ließ er eine Kalibrierungsuntersuchung 
im Hinblick auf die Kompatibilität der beiden CT-Scanner durchführen. Theoretisch 
sollten die Scanner, welche beide vor jeder Untersuchung gegen Luft kalibrieren, 
identische Werte liefern. Es wurde ein Bereich gewählt, der völlig Artefakt frei ist und 
aus reinem Knochenzement besteht. Das geeignete Areal ist hierfür der 
Zementkegel, der zwischen Prothesenspitze und Markraumstopper liegt 
(Knochenmarkskanal). Er ist komplett mit Zement gefüllt. Das Vorliegen von reinem 
Knochenzement wurde zusätzlich durch eine Homgenitätsprüfung bestätigt; das 
heißt, dass alle Voxel im Bereich des Schnittbildes homogene Hounsfield-Werte im 
Bereich um 1000 HU – in diesem Bereich liegt Knochenzement – hatten. Burchard 
(2005) stellte fest, dass die Werte mit dem neuen CT-Scanner im Durchschnitt um 
120 HU Einheiten nach oben abwichen. Um diesen systematischen Fehler zu 




reduzierte seine Werte um den jeweiligen Hounsfield-Wert. Das gleiche Vorgehen 
wurde bei der vorliegenden Studie auch praktiziert, um eine Vergleichbarkeit der 12- 
und 17,6-Jahres Studie zu erreichen. 
Als Ursache für diesen systematischen Fehler könnten die verschiedenen 
Einstellungen der CT-Geräte sein, die aufgrund der neu konzipierten 
Rechenalgorithmen seitens der Hersteller eingesetzt werden müssen. Das neue 
gerät arbeitet mit vier Röntgenröhren im Gegensatz zum alten, dass mit einer 
arbeitete. Das neue kommt deshalb mit niedrigerer effektiver Leistung aus, was unter 
anderem eine niedrigere Strahlenbelastung zur Folge hat. Allein aufgrund dieser 
Tatsachen wurden die Einstellungen des Knochenscans, welche von dem Gerät 
vorgeschlagen wurden, angenommen. Dennoch ist die Differenz bei den  
Hounsfield Einheiten erstaunlich, die bei der Kalibrierung gegen Luft nicht auftreten 
dürfte. Endgültige Aufklärung kann nur durch den Hersteller erlangt werden.    
Die Auswertungen der Studie ergaben prozentual gesehen eine 
Knochendichtereduktion 17,6 Jahre nach Implantation im Vergleich zu 12 Jahren 
nach OP  in allen Zonen bis auf Zone 1, die aber gesondert betrachtet werden muss. 
Eine signifikante Knochendichtereduktion ergab sich bei den Patienten 11 und 20. 
Bei den anderen Patienten ergab sich im Durchschnitt auch eine Reduktion der 
Knochendichte, jedoch konnte diese nicht als signifikant betrachtet werden. Die 
Studien von Lengsfeld et al. (2002), Günther (2003) und Burchard (2005) ergaben 
den Trend, dass die Abnahme der Knochendichte vor allem in den ersten Jahren 
nach der Implantation sehr hoch ist. In den folgenden Jahren ergab sich auch eine 
Abnahme der Knochendichte, jedoch längst nicht in der Größenordnung wie sie nach 
dem ersten Jahr nach der Implantation war. 17,6 Jahre nach der Implantation ist die 
Abnahme der Knochendichte im Vergleich zu 12 Jahre nach der Operation weiterhin 
vorhanden, nur nicht in dem Maße, als das sie bei allen Patienten als signifikant 
bezeichnet werden könnte. In Abbildung 3.11 konnte man sehen, dass Zone 1 als 
einzige mit einer Erhöhung der Knochendichte einherging. Ähnliche Beobachtungen 
machte ebenfalls Burchard (2005), der dieses Phänomen auf die besondere 
Prothesengeometrie und die folgende Artefaktbelastung in dem Bereich zurückführte.  




implantierten Prothese und nicht eine allgemeine Erscheinung ist, wurde ebenfalls 
die kontralaterale, nicht operierte Seite osteodensitometrisch ausgewertet. Die 
Einteilung der Gruen-Zone orientierte sich an der ipsilateralen Seite. Im Vergleich zur 
kontralateralen Seite ergab sich prozentual in allen Gruen-Zonen eine Reduktion der  
Knochendichte. Eine signifikante Reduktion ergab sich bei den Patienten 12, 17 und 
18, also bei allen ausgewerteten Patienten. Die Unterschiede bei den einzelnen 
Patienten können sich durch den jeweils unterschiedlichen Mineralisationsgrad des 
kontralateralen Femurs ergeben. Bei den Patienten 11 und 20 ist zu beachten, dass 
der kontralaterale Femur jeweils auch mit einer Hüftendoprothese versorgt ist.  
Im folgenden Abschnitt sollen die methodischen Rahmenbedingungen diskutiert 
werden. Es besteht die Möglichkeit bei der Anfertigung von  
computertomographischen Bildern, dass es zu Verzerrungen kommen kann, die 
durch Bewegungen von Patienten während des Scans ausgelöst werden. 
Hauptproblem bei diesem Aspekt ist ein möglicher Rotationsfehler der Beinachsen, 
da nie sichergestellt werden konnte, dass die Patienten bei allen Durchläufen die 
eine Position in Rotation-Nullstellung einnahmen. Da es bei der angewendeten 
Software keine Rotationsfehlerkorrektur gibt, muss sich das hier angewendete 
Verfahren der Kritik stellen. Ein wichtiger Faktor jedoch, der gegen eine Option der 
Rotationsfehlerkorrektur spricht, ist der oben schon beschriebene 
Partialvolumeneffekt. Der CT gibt die Ausrichtung der einzelnen Voxel im Raum vor. 
Würde man eine Korrektur der Beinachsenrotation vornehmen, würde sich eine nicht 
unerhebliche Anzahl von Voxeln so drehen, dass es im Schnittbereich der 
ausgewerteten Areale zu deutlichen Verzerrungen kommen würde. Jedoch bleibt es 
nicht erwünschte Störungsquelle, an deren Vermeidung in Zukunft gearbeitet werden 
muss. 
 
Insgesamt ist zu sagen, dass trotz der geringen Studienteilnehmerzahl ein Trend zu 
erkennen ist. In dem Zeitraum 12 Jahre bis 17,6 Jahre nach Implantation fand bei 
allen fünf Studienteilnehmerinnen eine Reduktion der Knochendichte statt. Mit dem 
Vergleich der kontralateralen Seite konnte gezeigt werden, dass diese Reduktion 




Prothesenschafts ausgelöst wurde. Es ist festzustellen, dass die Reduktion der 
Knochendichte in diesem Zeitraum nicht so rasch voranschreitet wie in den ersten 
Monaten und Jahren nach Implantation, wenn man auf die Studien von Lengsfeld et 
al. (2002) und Burchard (2005) schaut.  
Zu anderen Ergebnissen ist Venesmaa et al. (2003) gekommen. Sie stellten 
zwischen dem ersten und fünften Jahr nur geringe Dichteänderungen bei dem von 
ihnen implantierten Lubinus-Schäften fest. Aldinger et al. (2003) berichtete über eine 
konstant bleibende Knochendichte unter Verwendung eines konischen, zementfreien 
Schaftes. In einer Studie am schweizerischen Muri-Hospital verglich man die 
prothetisch bedingte Abnahme der Knochendichte am Femur nach Hüftimplantation 
mit dem physiologischen Knochenrückgang in anderen Körperregionen 
(Lendenwirbel, Radius und kontralaterale Hüfte). Die Messungen fanden einen 
Monat und ein Jahr nach OP statt und wurden mittels DEXA durchgeführt. Als 
Ergebnis kam ein signifikanter Verlust von Knochendichte um die Prothese herum im 
Vergleich zum Lendenwirbel, Radius und zur kontralateralen Hüfte heraus (Dan et 
al., 2006). In Gruen-Zone 7 wurde die höchste Abnahme gemessen (15,7% pro 
Jahr).  Gotze et al. (2005) untersuchte 12,8 Jahre nach Hüftimplantation 148 
Patienten nach Hüft-OP radiographisch und klinisch. Besonders waren hierbei die 
schwammartige metallene Oberfläche der Hüftprothese und deren Einfluss. Hier 
wurde eine Knochenatrophie von 16,8% in Gruen-Zone 1 und eine Atrophie von 
27,1% in Gruen-Zone 7 festgestellt. Nygaard et al. (2004) beschäftigte sich mit der 
Hypothese, ob verschiedene Materialien einen Einfluss auf den Knochenumbau im 
ersten Jahr nach Hüftimplantation haben. Es wurden drei verschiedene Materialien 
verwendet (Polyethylen, Co-Cr, Aluminium). Die durch die DEXA-Methode 
gewonnenen Daten ergaben keine signifikanten Unterschiede zwischen den drei 
Gruppen.     
Über eine Zunahme der Knochendichte berichtete Brodner et al. (2004) unter 
Verwendung eines konischen, zementfreien Schaftes. Nach einem 
Beobachtungszeitraum von fünf Jahren kam es zu einer Dichtezunahme in den 





Von großem Vorteil ist die Tatsache, dass alle Daten in vivo, also unter realen 
Bedingungen gesammelt worden sind. So könnten sie durchaus als brauchbare 
Referenz für zukünftige Computersimulationen dienen. Möglich wäre zum Beispiel 
eine Testung eines neuen Prothesenmodells durch eine reine Computersimulation. 
Dies wäre allein aus ethischen Gründen sehr wünschenswert. Um solch eine  
Computersimulation zu ermöglichen, muss die Simulation den Umbau des Knochens 
exakt imitieren können. Dazu werden Validierungsdaten benötigt, wie sie in der 
vorliegenden Arbeit präsentiert werden.  
Diese dreidimensionale patientenspezifischen in-vivo Studie bezüglich der 
Knochenumbauprozesse nach einer zementierten totalen Hüftendoprothese ist mit 
ihrem Beobachtungszeitraum von 17,6 Jahren bisher einmalig.  
Die hier erhobenen Werte bzw. klinischen Ergebnissen können der Wissenschaft zur 























5   Zusammenfassung      
 
Die Standzeit einer modernen Hüftendoprothese wird entscheidend durch die 
periprothetische Abnahme der Knochendichte beeinflusst. Hierzu wurden schon viele 
Versuche unternommen um dieses Phänomen zu quantifizieren und vorherzusagen. 
Besonders die periprothetischen Knochenumbauvorgänge nach Implantation einer 
totalen Hüftendoprothese waren bislang mehrfach Thema wissenschaftlicher 
Untersuchungen. Vor allem die computergestützte Finite-Elemente Methode findet in 
diesem Zusammenhang eine große Akzeptanz. Trotzdem besteht ein erheblicher 
Mangel an klinischen Daten zur Validierung dieser Berechnungen. Die in dieser 
Studie vorgelegten Daten können bei der Erzeugung geeigneter 
Computerprogramme bzw. –modelle  als Basis für Validierungsprozesse genutzt 
werden.  
Ein Ziel der Studie war es, volumetrische Knochendichtedaten ausgedrückt in 
Hounsfield Einheiten (HU) unter Zuhilfenahme der Computertomographie zu 
gewinnen. Aus diesem Grund wurde ein Patientenkollektiv aus fünf 
postmenopausalen Patientinnen aufgestellt, die im Durchschnitt vor 17,6 Jahren 
hüftendoprothetisch versorgt wurden. Bei diesen Patientinnen wurde jeweils eine 
computertomographische Aufnahme von beiden Femora erstellt. Dieses 
Patientenkollektiv wurde bereits 12 Jahre nach Implantation der Hüftendoprothese 
computertomographisch untersucht. Unter Verwendung einer speziell hierfür 
programmierten Software wurden nun die Veränderungen der Knochendichte des 
operierten Femurs und des kontralateralen Femurs der einzelnen Studienteilnehmer 
untersucht. Es folgte ein Vergleich der Knochendichte in dem Zeitraum 12 Jahre bis 
17,6 Jahre nach OP. Zusätzlich wurde die operierte Seite mit der kontralateralen 
Seite verglichen, um zu verdeutlichen, dass die Abnahme der Knochendichte kein 
physiologischer Prozess ist, sondern durch die Implantation der Hüftendoprothese 
initiiert worden ist. 
Aufgrund eines neuen CT-Gerätes, das vor der 17,6 Jahres-Studie in Betrieb 





wurde bei allen Patientinnen eine Abnahme der Knochendichte beobachtet. Bei den 
Patienten 11 und 20 konnte diese Reduktion als signifikant bewertet werden.  
Die Median-Werte für die einzelnen Zonen ergaben: 
+54,7HU (Zone 1), -49,8HU (Zone 2), -120,4HU (Zone 3), -1,3HU (Zone 4) 
-60,1HU (Zone 5), -116,8HU (Zone 6), -22,7HU (Zone 7) 
Im Vergleich zur kontralateralen Seite konnte ebenfalls eine Reduktion der 
Knochendichte festgestellt werden. Bei den Patienten 12, 17 und 18 konnte sie als 
signifikant bewertet werden. Die Medianwerte für die einzelnen Zonen ergaben: 
-370,7HU (Zone 1), -217HU (Zone 2), -191,4HU (Zone 3), -82,9HU (Zone 4) 
-157,3 HU (Zone 5), -394,5HU (Zone 6), -72,2HU (Zone 7) 
Die hier vorgestellten klinischen, computertomographisch gewonnen Daten stellen 
unter Abwägung aller Vor- und Nachteile eine ethisch vertretbare und 
wissenschaftlich nutzvolle Datensammlung dar. Unter Anwendung der gesammelten 
Daten können nun Theorien über periprothetische Umbauvorgänge an realistischen 
Daten verglichen und validiert werden. Anhand dieser in vivo gewonnenen Daten 
können Computersimulationen, die knöcherne Umbauprozesse simulieren, 






















The periprosthetic reduction of bone density influences the survival of a modern hip  
prosthesis importantly. A lot of experiments were made to quantify and to predict this 
phenomenon. Especially the bone remodelling process after total hip arthroplasty 
(THA) was often subject of scientific experiments. In this case the computer based 
finite element method is very significant. Although there is a deficiency in clinical data 
to prove these calculations. 
All data, which were acquired in this study, can be used to create computer  
programs or models as a basic of a validity. The aim of the study is to acquire bone 
density data revealed by Hounsfield units (HU) with the aid of computerized 
tomography (CT). Therefore a collective of five postmenopausal female patients was 
chosen. On average the total hip arthroplasty was 17,6 years ago. For this study we 
made computerized tomographical radiograms of both femora of the five patients. 
The same precedure was made 12 years after implantation. We studied the changes 
of bone density of the operated femur and of the contralateral femur with a special 
software, which were specially programmed for this study. Then we checked up the 
bone density in the period of 12 years till 17,6 years after implantation. In addition to 
this we also compared the operated femur with the contralateral femur to clear up 
that the reduce of bone density is not a physiological process but is caused by the 
implantation of hip prosthesis.  
A new CT started before we made the 17,6 years study, therefore we had to make a 
calibration study.   
A loss of bone density was noticed on all patients. The reduction of bone density is 
significant by patient 11 and 20. 
The median data for the single zones: 
+54,7HU (Zone 1), -49,8HU (Zone 2), -120,4HU (Zone 3), -1,3HU (Zone 4) 
-60,1HU (Zone 5), -116,8HU (Zone 6), -22,7HU (Zone 7) 
In comparison to the contralateral femur we also noticed a reduction of bone density. 






-370,7HU (Zone 1), -217HU (Zone 2), -191,4HU (Zone 3), -82,9HU (Zone 4) 
-157,3 HU (Zone 5), -394,5HU (Zone 6), -72,2HU (Zone 7) 
If you consider the pros and cons the acquired clinical and computerized 
tomographical data are ethical acceptable and scientifical very useful. With these 
data we can compare and prove theories of periprosthetical remodelling processes. 
The in vivo acquired data are very important for computersimulations who simulates 
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Abbildung 1.1 Algorithmus der aseptischen Lockerung (Krüger A et al. 1998) 
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Abbildung 2.5 Darstellung eines eingelesenen CT-Bildes zur osteodensitometrischen Auswertung 
 
Abbildung 2.6 Ausschnitt aus der Software angela, nach Einmessen des rechten Femur 
 
Abbildung 3.2 Mittlere HU-Werte in jeder Gruen-Zone 18 Jahre nach Implantation der            
Hüftendoprothese 
 
Abbildung 3.3 Mittlere HU-Werte in jeder Gruen-Zone 17,9 Jahre nach Implantation der            
Hüftendoprothese 
 
Abbildung 3.4 Mittlere HU-Werte in jeder Gruen-Zone 17 Jahre nach Implantation der            
Hüftendoprothese 
 
Abbildung 3.5 Mittlere HU-Werte in jeder Gruen-Zone 18,2 Jahre nach Implantation der            
Hüftendoprothese 
 







Abbildung 3.7 Mittlere HU-Werte in jeder Gruen Zone 18 Jahre nach Operation (weiß) und  
12 Jahre nach Operation (schwarz) bei Studienteilnehmerin 11 
 
Abbildung 3.8 Mittlere HU-Werte in jeder Gruen Zone 17,9 Jahre nach Operation (weiß) und  
12 Jahre nach Operation (schwarz) bei Studienteilnehmerin 12 
 
Abbildung 3.9 Mittlere HU-Werte in jeder Gruen Zone 17 Jahre nach Operation (weiß) und  
12 Jahre nach Operation (schwarz) bei Studienteilnehmerin 17 
 
Abbildung 3.10 Mittlere HU-Werte in jeder Gruen Zone 18,2 Jahre nach Operation (weiß)  
und  12 Jahre nach Operation (schwarz) bei Studienteilnehmerin 18 
 
Abbildung 3.11 Mittlere HU-Werte in jeder Gruen Zone 16,8 Jahre nach Operation (weiß)  
und 12 Jahre nach Operation (schwarz) bei Studienteilnehmerin 20 
 
Abbildung 3.12 Zur Veranschaulichung Darstellung der Knochendichte in              
Prozent in Bezug zu den 12-Jahres Werten (Mittelwert aller Fälle) 
 
Abbildung 3.13 Mittlere HU-Werte in jeder Gruen-Zone 17,9 Jahre nach der Operation auf 
der operierten Seite (weiß) und auf der kontralateralen, nicht operierten   
Seite (schwarz)  
 
Abbildung 3.13 Mittlere HU-Werte in jeder Gruen-Zone 17,9 Jahre nach der Operation auf 
der operierten Seite (weiß) und auf der kontralateralen, nicht operierten   
Seite (schwarz)  
 
Abbildung 3.15 Mittlere HU-Werte in jeder Gruen-Zone 18,2 Jahre nach der Operation                
auf der operierten Seite (weiß) und auf der kontralateralen, nicht   
operierten Seite (schwarz) 
 
Abbildung 3.16 Zur Veranschaulichung Darstellung der Knochendichte in              
Prozent in Bezug zu den 17,6-Jahres Werten der kontralateralen nicht  
operierten Seite (Mittelwerte der Patienten 12, 17, 18) 
 
Abbildung 3.22 Mediane der Dichteänderung nach 17,6 Jahren im Vergleich zur Situation      
nach 12 Jahren (zusammengesetzt aus den Werten aller fünf 
  Studienteilnehmerinnen) 
 
Abbildung 3.23 Mediane der Dichteänderung nach 17,6 Jahren der ispsilateralen Seite im  
Vergleich zur Situation der kontralateralen Seite (zusammengesetzt aus den    
Werten der Patienten 12, 17 und 18)   
 
Abbildung 4.1    Frontaler Schnitt durch die Schaftmitte des operierten Femurs. Es werden codierte   
                          Dichtewerte zum postoperativen Zeitpunkt, zur 2-Jahres Kontrolle und zur 5-Jahres  
                          Kontrolle dargestellt (Einheit: HU (Hounsfield)) (Burchard 
 
 
Abbildung 4.2   Frontaler Schnitt durch die Schaftmitte des operierten Femurs. Es werden codierte  
                         Dichtewerte zum postoperativen Zeitpunkt, zur 2-Jahres Kontrolle und zur 5-Jahres  














Byte Speichergröße im Computerwesen (=8Bits) 
CT Computertomographie 
DEXA Dual Energy X-Ray Absorptiometrie 
DICOM Medizinisches Datenformat, z.B. bei Schnittbildverfahren 
E-Modul Elastizitätsmodul 
F Kraft 
FEM Finite-Elemente Methode 
FOV Field of View (Fenster für einen Scanvorgang des CT-Geräts) 
GB Gigabyte (1024 MB) 
HU Hounsfield Unit (Dichteeinheit der Computertomographie) 
KB Kilobyte (1024 Byte) 
kV Kilovolt 
MB Megabyte (1024 KB) 
mA milliAmpere (0,001 Ampere) 
MRT Magnet-Resonanz-Tomographie 
N Newton; SI-Einheit der Kraft 
OP Operation 
Pa Pascal; SI-Einheit des Druckes 
Pixel Bildpunkt 
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